

















































シミュレーションにより取得された phase space data (PSD)をリファレンス線
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するため，ジョーコリメータおよびマルチリーフコリメータ(MLC: multi leaf 
collimator)を用いてターゲットの形状に合わせてビームを遮蔽する．このとき，
典型的なヘッド構造では、ジョーコリメータで X方向と Y方向に各 2枚の遮蔽








































































































𝜙P(𝑟, 𝐸)  = 𝜙0(𝑟, 𝐸) e





















































d𝐼s(𝑟, 𝐸) = 𝜙0(𝑟, 𝐸) e
−𝜇(𝐸) 𝑙 ⋅ 𝜇(𝐸)d𝑙 ⋅  e−𝜇(𝐸){𝑡(𝑟)−𝑙}. (3) 
ここで，位置𝑙について 0から𝑡(𝑟)まで積分し，厚み𝑡(𝑟)の減弱体通過時の全散乱
光子数𝐼S(𝑟, 𝐸)を得た． 
𝐼S(𝑟, 𝐸) =  𝑤S 𝜙0(𝑟, 𝐸) 𝜇(𝐸) 𝑡(𝑟) e


















































𝐷S,𝑘(𝑥) = ∑ ∑ 𝐼S(𝑟𝑘, 𝐸0)𝐴𝑘
d𝜎 dΩ⁄ (𝜃𝑖,𝑘, 𝐸0)∆Ω𝑖
𝜎C(𝐸0)







𝐸0 =  
𝐸𝑗
1 − (1 − cos𝜃𝑖,𝑘) 𝐸𝑗 𝑚e⁄
,  (7) 
d𝜎
dΩ

































𝑑𝑖 = 𝑑𝑖−1 + √𝑑𝑖−1, 𝑑0 = 1 (mm). (9) 
使用したペンシルビームカーネルは，モンテカルロ計算で作成した．入射光子エ
ネルギーは 21 通り(0.2MeV から 15MeV まで)で計算した 16．円筒座標系を使















ここで，𝐷m(𝑥𝑖)および𝐷c(𝑥𝑖; 𝑡, 𝜎0, 𝑟L, 𝑤S)は，位置𝑥𝑖での水吸収線量の実測値およ
び計算値，𝑁は測定点の個数である．計算値𝐷cは，一次光子成分(式(5))と全ての
二次光子成分(式(6))の総和であるため，フリーパラメータに依存する．最小化計
















視できる水深 5 cm以降の線量を使用した． 
 検証用 PSD には，Varian 社製リニアック TrueBeam の 6 および 15 MV ビ
ームにおける加速器シミュレーションの実行結果を採用した．この PSD は，






















計して求めた．このとき，1.2.章で説明した off-axis softening 効果によるスペ
クトル形状の変化を観察するため，軸外距離区間 0-1, 9-10, 19-20 cmへ入射す
る光子を収集した．さらに，ビーム中のエネルギー変動をあらわす off-axis 
softening効果を定量評価するため，軸外距離に対する光子平均エネルギーを計
算した．このときの比較では，最大照射野である 40×40 cm2を用いた． 










ァントム検証では線源表面間距離を 100 cmに設定した． 
 水ファントムでは，深部量百分率(PDD: percentage depth dose)と軸外線量比





20 cm2を用いた．さらに，対角方向の OCRでは，最大照射野(40×40 cm2)を用
いた．OCRの水深は，パラメータ決定時の条件(表 1)に，各エネルギーの線量最




のファントムは，ビーム入射表面から深さ方向へ 5 cm水媒質層(密度 1 g/cm3)，
15 cm肺媒質層(密度 0.26 g/cm3)，10 cm水媒質層(密度 1 g/cm3)からなる層構
















 対象症例は，過去に東北大学病院にて体幹部定位放射線治療 (SBRT: 
stereotactic body radiation therapy)が行われた 6 MVビーム 7門照射の非小細







のとき，各照射野の X線照射量を，計画標的体積の 95%以上に処方線量 48 Gy/4
分割が照射されるように治療計画装置上で再計算した(表 4)．CT 装置には
LightSpeed RT（GE Healthcare, Waukesha, WI），治療計画装置には Eclipse

























 決定されたフラットニングフィルタの経路長を図 6 に示す．横軸の値は，一
次光子の経路をアイソセンタ水平面へ投影した軸外距離である．6および 15 MV
の光路長はどちらもフィルタとして典型的な形状へ収束し，その値は中心軸か
ら軸外方向へ滑らかに減少した．軸外距離 22 cm 以上では，対角線量プロファ
イルの半影の影響により経路長が増加した．この対角方向の線量プロファイル
は後述の図 11 にて示す．表 2 に焦点サイズ𝜎0，鉛シールド開口半径𝑟L，二次光
子ウエイト𝑤Sの収束値を示す．鉛シールドの開口半径 69.0 mmは，ビーム角度
14.3°に対応する．なお，これらのパラメータ最適化に要した時間は 4 分未満で
あった(3.50-GHz Intel Core i7-4770K, 32-GB RAM)． 
3.2. ビーム特性の比較 
提案モデルから計算した 6および 15MVのビーム特性は，PSDの結果を適切に








9-10 および 19-20 cm でのスペクトルのピーク周辺に乖離が存在した[図 7 (d), 




の平均エネルギーが低下する off-axis softening 効果を適切に再現していた．こ
のとき，提案モデルと PSD のビーム軸中心での平均エネルギー誤差は，6 およ
び 15 MVにて-1.7%および-5.2%であった． 
3.3. 線量分布の比較: 正方形照射野 
均質水ファントムでの線量分布は提案モデルと PSDでよく一致し，各計算点の
相対線量誤差の平均値は 40×40 cm2 を除く全照射野にて 1%以下であった(表
6)．図 9，10 に照射野 4×4, 10×10, 20×20 cm2での PDD および OCR を示
す．全ての線量曲線は，加速電子 1個あたりの線量として計算され，照射野 10
×10 cm2での中心軸最大線量が 100%となるように正規化された．照射野 10×
10 cm2 での線量最大深は，提案モデルと PSD どちらも 6 MV ビームでは 1.6 
cm，15 MVビームでは 3.1 cmであった．図 11に，照射野 40×40 cm2の対角
方向 OCR を示す．照射野辺縁の線量低下を適切に反映していたが，15 MV ビ
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ームの水深 3.1および 5 cmの位置では照射野内に最大相対線量差 1.56%の乖離
が存在した． 
不均質肺スラブファントムでは，PDDおよび二次元線量分布ともによく一致し
た．図 12 に照射野 4×4cm2での PDD を示す．PDD の相対線量誤差の平均値
(±標準偏差)は，肺媒質層，および水媒質との境界付近も含め，6 MVでは 0.247% 
(±0.234%)，15 MVでは-0.364%(±0.225%)であった．図 13にファントム表面
から 10 cm の位置の肺媒質層における二次元線量分布とその差分を示す．提案
モデルと PSD の線量差は照射野辺縁に分布し，その大きさは最大で 1.5%程度
であった(図 13 (c)，(f))． 
3.4. 線量分布の比較: 臨床例 
 表 7に，提案モデルと基準モデル(PSD)を用いて計算した臨床例のアイソセン












































源焦点サイズ𝜎0は，6 MVおよび 15 MVでそれぞれ 0.876 mmおよび 0.879 mm
であった．これらの収束値は，Varian Clinac装置で測定された焦点強度分布の
半値全幅 0.7〜1.8 mm の範囲内であった 20．鉛シールド𝑟Lの開口半径は，ビー
ムエネルギーによらない共通構造であり，今回の最適化においても 6 MVと 15 
MVともに 69.0 mmと同じ値へ収束した．この開口半径に基づく最大ビーム角
度 14.3°は，Varian 社製リニアックの最大ビーム角度 14°と同等の値であった
21． 







フィルタは 6.60，ジョーコリメータは 0.53であった 22．したがって，提案モデ
ルのように平坦化フィルタ由来の散乱光子のみで二次光子成分を記述する場合，
二次光子ウエイトには(4.12 +  6.60 + 0.53)/6.60 = 1.70よりも大きな値が必要
となる．また，提案モデルが平坦化フィルタでの多重散乱光子を記述しない点も
考慮すると，二次光子成分はさらに不足するため，これを補うために二次光子ウ










軸外距離(0, 10, 20 cm)にて優れた一致を示した． 
 線源モデルごとの二次光子成分の平均エネルギーの比較を図 18 に示す．
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Tillikainen らの関数線源モデルでは，治療装置 Varian Clinac 2100 C/D の 6 
MVと 15 MVビームを対象にパラメータを決定した結果，散乱光子成分の平均
エネルギーがそれぞれ 0.68 MeV と 0.64 MeV に収束した 10．この結果は，
Sheikhらの装置構造に基づいたモンテカルロシミュレーションによる散乱光子
の平均エネルギー1.3 MeV (6 MV)と 2.6 MeV (15 MV)に対し，-47.7%と-75.4%
のエネルギー誤差であった 5．一方，本研究の関数モデルでは，Varian TrueBeam










4.3. 線量分布: 正方形照射野 


























が平均相対誤差にて，6 MV では 0.247% (±0.234%)，15 MV では-0.364%(±
0.225%)の精度で一致したことから，決定した提案モデルのエネルギースペクト
ルの妥当性を確認した． 
4.4. 線量分布: 臨床例 
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図 9 水中線量分布の比較 (6 MV)．(a)ビーム軸中心の深部線量曲線．(b)照射野




図 10 水中線量分布の比較 (15 MV，X方向)．(a)ビーム軸中心の深部線量曲







図 11 水中での対角方向線量プロファイルの比較．(a) 6 MV．(b) 15 MV．照射





図 12 不均質肺スラブファントムでの深部線量曲線．(a) 6MV，(b) 15 MV．照





図 13 不均質肺スラブファントムでの二次元線量分布とその差分．照射野 4×4 
cm2． 














よる 1回線量に対応する．計画標的体積の輪郭を曲線(黒)で示す．  
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表 1 パラメータ最適化に用いた水中線量分布の取得範囲． 
 水深 (cm) 照射野 (cm2) 
中心軸深部線量 5-30 4×4, 10×10, 20×20, 40×40 
線量プロファイル 
(水平方向) 







表 2 対象症例の治療時のガントリー角度． 
症例 
ガントリー角度 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 35° 325° 40° 325° 120° 150° 180° 
2 35° 35° 325° 325° 215° 180° 135° 
3 35° 35° 325° 325° 210° 180° 135° 
4 113° 142° 171° 200° 30° 330° 30° 
5 35° 325° 330° 35° 140° 180° 220° 
 
表 3 対象症例の治療時の寝台角度． 
症例 
寝台角度 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 45° 45° 315° 315° 0° 0° 0° 
2 45° 315° 315° 45° 0° 0° 0° 
3 45° 315° 315° 45° 0° 0° 0° 
4 0° 0° 0° 0° 90° 30° 330° 







表 4 再計算した対象症例の X線照射量． 
症例 
X線照射量 (Monitor Unit) 
F01 F02 F03 F04 F05 F06 F07 
1 226.9 249.6 236.1 238.1 286.8 305.7 284.4 
2 308.4 310.7 261.0 269.8 253.2 245.5 264.0 
3 237.9 240.8 236.2 248.1 307.0 255.3 274.8 
4 316.4 237.9 229.2 232.1 248.9 249.2 396.9 





表 5 焦点サイズ𝜎0，鉛シールド開口半径𝑟L，二次光子ウエイト𝑤Sの収束値． 
Energy (MV) 𝜎0 (mm) 𝑟L (mm) 𝑤S 
6 0.876 69.0 2.34 
15 0.879 69.0 1.017 
 
 
表 6 均質水ファントムにおける相対線量誤差． 
照射野 (cm2) 
相対線量誤差 (平均値±標準偏差%) 
6 MV 15 MV 
PDD OCR PDD OCR 
4×4 0.034±0.550 -0.757±2.31 -0.968±0.468 -0.733±1.63 
10×10, 0.207±0.514 0.954±1.67 -0.0126±0.532 0.733±2.22 
20×20 -0.106±0.606 0.146±2.84 -0.0457±0.786 -0.333±3.89 










1 13.89 13.98 -0.61 
2 14.57 14.64 -0.49 
3 13.91 13.96 -0.38 
4 12.95 12.97 -0.15 
5 14.29 14.37 -0.61 
 
